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Resumo  
O pâncreas é um órgão de elevada importância no organismo, uma vez que é ele que 
produz a insulina e impede assim o aparecimento da diabetes. O pâncreas tem variadas 
patologias associadas, sendo algumas de foro oncológico. Embora raros, os cancros do 
pâncreas estão comummente associados a elevadas taxas de mortalidade, uma vez que 
são detetados tardiamente e não se conhecem terapêuticas eficazes na atualidade. No 
campo da ótica médica, os estudos com o pâncreas são também escassos, o que mostra a 
necessidade de se intensificar a investigação para se poderem desenvolver procedimentos 
óticos para o diagnóstico e o tratamento de patologias. Neste sentido, e utilizando 
pâncreas de coelho, o presente trabalho consistiu na realização de medições óticas, 
nomeadamente pela técnica de espectrofotometria, para a determinação das propriedades 
óticas dos tecidos do pâncreas e para avaliar as propriedades de difusão da glicerina no 
seu interior. O desenvolvimento de futuros procedimentos que usem a luz para 
diagnosticar e/ou tratar doenças do pâncreas apenas será possível com o conhecimento 
das propriedades óticas numa banda espectral larga, como a que estudamos, desde o 
ultravioleta até ao infravermelho (200 – 1000 nm). Neste estudo, o coeficiente de 
absorção permitiu identificar a presença de dois pigmentos nos tecidos estudados – a 
melanina e a lipofuscina, pigmentos que estão associados ao envelhecimento dos tecidos. 
O objetivo do estudo das propriedades de difusão da glicerina (e da água) no pâncreas foi 
de recolher dados para se otimizarem futuros tratamentos de transparência a aplicar ao 
pâncreas para otimizar procedimentos óticos de diagnóstico e de tratamento no seu 
interior. As propriedades estudadas caracterizam os mecanismos de desidratação e de 
adaptação de índices de refração que criam os efeitos de transparência.  Este estudo 
permitiu também avaliar o conteúdo de água móvel do pâncreas, até agora desconhecido, 
que se verificou semelhante ao de outros tecidos já estudados. Dado que os resultados 
obtidos são inovadores, espera-se que outros estudos, nomeadamente com tecidos 
patológicos do pâncreas, venham a seguir-se para que as tecnologias óticas possam ajudar 
no diagnóstico e no tratamento dessas doenças. 
 
 
Palavras-chave: Tecido do pâncreas, índice de refração, reflexão interna total, dispersão 
do tecido, propriedades óticas, espetroscopia, transmitância total, transmitância colimada, 
refletância total, coeficiente de espalhamento, coeficiente de absorção, deteção de 
pigmentos, transparência ótica, coeficiente de difusão, desidratação de tecidos, adaptação 
de índices de refração. 
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Abstract  
Pancreas is a highly important organ in human and animal physiology, due to the fact that 
it produces insulin and prevents the occurrence of diabetes. There are several pathologies 
associated with pancreas, some of them being oncologic. Although rare, the pancreas 
cancers are commonly associated with high death rates, since they are diagnosed at a later 
stage of development and also because no effective treatments are known today. 
Regarding biophotonics, the research with pancreas tissues is also scarce, meaning that 
new studies must be performed with the objective of developing new optical procedures 
to diagnose and treat pancreas pathologies. Bearing this in mind, and using rabbit 
pancreas, the present study consisted in performing optical measurements, namely with 
spectroscopy techniques, to determine the optical properties of the pancreas tissues and 
evaluate the diffusion properties of glycerol inside it. The development of future 
diagnostic/treatment procedures that use light will only be possible with the knowledge 
of pancreasʹ optical properties in a wide spectral range, like the one used in our studies, 
from the ultraviolet to the infrared (200 – 1000 nm). This study also allowed to identify 
the presence of two pigments in the pancreas – melanin and lipofuscin, pigments that are 
associated with the tissue ageing process. The objective of studying the diffusion 
properties of glycerol (and water) in pancreas was to retrieve data to optimize future 
optical clearing treatments that can be applied to enhance optical diagnostic/treatment 
procedures inside. The diffusion properties that were collected in our study characterize 
the dehydration and refractive index matching mechanisms of optical clearing. This study 
also allowed to evaluate the mobile water content in the pancreas, a value that was 
previously unknown and which was verified to be very similar to others already known 
for other tissues. Due to the innovative results obtained in the present work, we expect 
that further studies with pancreas, namely with pathological tissues, can be performed in 
the near future. Only that way, the optical technologies can be used in the development 
of noninvasive diagnostic or treatment procedures for pancreas diseases. 
 
 
Key words: Pancreas tissue, refractive index, total internal reflection, tissue dispersion, 
optical properties, spectroscopy, total transmittance, collimated transmittance, total 
reflectance, scattering coefficient, absorption coefficient, pigment detection, optical 
clearing, diffusion coefficient, tissue dehydration, refractive index matching.  
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CAPÍTULO 1 – INTRODUÇÃO 
 

 
 
1. Introdução  
No âmbito da unidade curricular Tese, presente no Mestrado de Engenharia 
Biomédica do Instituto Superior de Engenharia do Porto, o presente trabalho de 
investigação foi realizado no Centro de Investigação em Engenharia e Tecnologia 
Industrial (CIETI) e teve como objetivo estudar as propriedades óticas de tecidos do 
pâncreas, bem como as propriedades de difusão da glicerina e da água nesses tecidos 
para caracterizar os mecanismos que criam efeitos de transparência. 
O presente capítulo pretende fazer uma breve descrição da problemática 
associada ao estudo realizado, as principais motivações que levaram à sua realização, 
bem como os seus objetivos.  
1.1. Problemática 
O pâncreas é um órgão que desempenha um papel de extrema importância nas 
fisiologias humana e animal, uma vez que é responsável pela produção de insulina, que 
previne a ocorrência da diabetes [1]. O cancro do pâncreas, embora raro, tem vindo a 
apresentar um número crescente de casos ao longo dos anos [2]. Uma vez que existe uma 
falta significativa de procedimentos de diagnóstico e de tratamento, este tipo de cancro 
torna-se altamente letal. Apesar do esforço de inúmeros investigadores e cientistas em 
volta de novos métodos de tratamento desta patologia, os resultados têm sido 
dececionantes [3].  
O adenocarcinoma ductal pancreático, é o tipo de cancro que apresenta as 
neoplasias malignas mais letais, nos seres humanos, onde se observa uma elevada 
percentagem de doentes em fase avançada da doença e, consequentemente, uma 
esperança média de vida inferior a um ano, após diagnóstico [4]. No entanto, existem 
diversos tipos de cancro associados ao pâncreas, como os carcinomas de células acinares 
do pâncreas, o pancreatoblastoma, a neoplasia sólida pseudopapilar, o tumor 
neuroendócrino, o insulinoma, o gastrinoma, o vipoma, o glucagonoma, o 
somatostatinoma e o tumor neuroendócrino produtor de serotonina [5].  
Assim, torna-se extremamente importante identificar possíveis fatores de risco, 
bem como a realização de um diagnóstico mais precoce, de forma a melhorar a 
sobrevivência global. Alguns destes fatores de risco já têm vindo a ser relatados, como o 
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caso da dilatação do canal pancreático, da pancreatite crónica, do cisto pancreático, da 
neoplasia intraductal da mucosa papilar e da deterioração da diabetes mellitus [6].  
1.2. Motivações 
No campo da ótica médica, o pâncreas é um dos órgãos biológicos menos 
estudados, tendo sido este o principal fator motivacional que levou à realização da 
presente investigação. Dos poucos estudos óticos existentes sobre o pâncreas, existe um 
relativo a tratamentos de transparência ótica, que utiliza agulhas para uma aquisição de 
imagem em profundidade [7]. Um segundo estudo sugere o potencial da espetroscopia 
ótica de tecidos, de forma a caracterizar as neoplasias pré-cancerígenas humanas nos 
tecidos pancreáticos [8]. Por fim, um terceiro estudo mostrou espetros visíveis para a 
florescência medida e para coeficientes de absorção e de espalhamento reduzido 
estimados entre os 400 e 700 nm para tecidos pancreáticos humanos, normal, com 
adenocarcinoma e com pancreatite, para comparação [9]. O aperfeiçoamento de tais 
técnicas, bem como o desenvolvimento de novas abordagens óticas, seja por imagem ou 
por espetroscopia do pâncreas, com um particular interesse na deteção precoce do cancro, 
pode ser alcançado com a ajuda de tratamentos com transparência. No sentido de se 
desenvolverem tais abordagens é necessário começar por avaliar as propriedades óticas 
deste tecido para uma vasta gama espetral. Um outro estudo de interesse consiste na 
avaliação de parâmetros de difusão da água e de agentes de transparência no pâncreas, de 
forma a se poder caracterizar os mecanismos que regem os efeitos de transparência 
aplicados.  
1.3. Objetivos 
A investigação descrita nesta dissertação, encontra-se relacionada com a área da 
ótica médica, visando estudar as propriedades óticas espectrais de tecidos do pâncreas e 
os mecanismos de criação de transparência neles criados com soluções de diferentes 
osmolaridades de glicerina. Desta forma, o presente trabalho consistiu em três partes: 
1. Estimação das curvas de dispersão do pâncreas, através da medição do 
índice de refração deste tecido a diferentes comprimentos de onda (entre 
os 400 e os 850 nm); 
2. Avaliação das propriedades óticas do tecido, numa gama espetral entre os 
200 e os 1000 nm; 
3. Estudo dos mecanismos de transparência, nomeadamente os mecanismos 
de desidratação e de adaptação de índices de refração, em tecidos deste 
órgão, durante tratamentos com glicerina, de diferentes osmolaridades, 
através da determinação dos tempos e coeficientes de difusão da glicerina 
e da água.  
1.4. Estrutura do documento  
O presente documento encontra-se dividido em 5 capítulos, sendo que o primeiro 
diz respeito a um enquadramento da problemática associada ao tema da investigação, bem 
como às motivações que levaram ao presente estudo, finalizando com os objetivos 
propostos para o mesmo. O segundo capítulo, designado por estado da arte, faz uma 
revisão dos métodos e de estudos anteriormente desenvolvidos, que estão relacionados 
com o trabalho realizado, nomeadamente para a obtenção do índice de refração, das 
propriedades óticas e das propriedades de difusão de químicos em tecidos. No capítulo 3 
encontra-se descrita a metodologia utilizada na presente investigação, estando esta 
dividida por subtópicos relativos a cada fase da investigação realizada. Os resultados 
obtidos neste trabalho de investigação e respetiva discussão são apresentados no capítulo 
quarto, enquanto que no capítulo 5 se apresentam as conclusões, evidenciando a 
relevância dos resultados obtidos e fazendo perspetivas sobre futuros trabalhos a realizar.  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
CAPÍTULO 2 – ESTADO DA ARTE  

 
 
2. Estado da arte  
2.1. Índice de refração de tecidos biológicos  
De todas as propriedades óticas dos tecidos biológicos, o índice de refração (IR) 
é uma das mais importantes, uma vez que quantifica a velocidade de propagação da luz 
nos tecidos e variações locais do seu valor condicionam o espalhamento[10,11]. Dado 
que os tecidos biológicos tem uma constituição interna heterogénea, o conhecimento das 
distribuições espaciais do IR no interior é essencial para descrever o espalhamento[10,11] 
e para descrever a forma como a luz se propaga e interage com os componentes dos 
tecidos [12,13]. Este conhecimento é importante devido ao facto de existirem inúmeros 
métodos óticos que são utilizados para o diagnóstico e tratamento de patologias [14,15]. 
A determinação do IR não é realizada de igual forma para os diferentes comprimentos de 
onda do espetro eletromagnético. Na gama dos terahertz (THz) o IR é medido diretamente 
dos tecidos e fluidos biológicos e dos agentes de transparência [16,17]. No entanto, na 
gama do ultravioleta (UV) ao infravermelho (IV), devem ser realizadas medições 
discretas para calcular a dispersão [18-21], ou em alternativa a dispersão do tecido pode 
ser calculada pelas relações de Kramers-Kronig a partir do coeficiente de absorção 
espectral (𝜇a(𝜆)) [18,22,23].  
No estudo de Dirckx et al. [24], foi criado um método baseado num microscópio 
confocal, que medindo o caminho ótico numa amostra de espessura conhecida permite 
calcular o IR. No entanto, este método não é adequado para a medição não invasiva de 
tecidos espessos, devido à necessidade de se medir a espessura física por métodos 
alternativos. A microscopia de interferência de luz espacial (SLIM) também foi proposta 
como método para medir o IR de tecidos biológicos [25]. Foram também introduzidas 
técnicas de tomografia ótica coerente (TOC) para medir os índices de refração [26,27]. 
Contudo, estes métodos utilizam sistemas bastante complexos e dispendiosos, tornando-
os complicados, e a sua base teórica não é totalmente exata, tornando o valor medido 
sempre superior ao valor real [12]. 
Para comprimentos de onda discretos existem métodos, como os baseados em 
configurações de interferómetro ou de elipsómetro [28], que permitem a medição do IR 
de amostras biológicas. No entanto, os métodos mais comuns hoje em dia para medir o 
IR são os que utilizam refratómetros de vários comprimentos de onda, que fornecem 
melhor precisão [20], ou os que utilizam a reflexão interna total, que pode ser 
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implementada em qualquer laboratório de ótica e com um baixo custo [29]. Este último 
método presenta uma configuração experimental simples e permite utilizar lasers com 
qualquer comprimento de onda desde o UV até ao IV.  
O método da reflexão interna total foi apresentado por Li e Xie em 1996, como 
forma de medir o IR de tecidos biológicos [29] e, desde então, tem sido utilizado para 
este efeito, com o objetivo de estimar a dispersão de vários tecidos biológicos, tais como 
tecidos colorretais humanos [18,30,31], tecidos hepáticos humanos [21,32], tanto normais 
como patológicos, pele suína [33] e pele humana [34].  
Em 2015, Deng et al. [35] apresentaram uma nova versão do método de reflexão 
interna total, que em vez de lasers e detetores óticos simples, utilizava uma lâmpada de 
xénon e um espectrofotómetro. A utilização destes equipamentos na montagem permite 
a aquisição do sinal ótico de forma contínua e imediata numa banda espectral larga desde 
o UV até ao IV [36]. Apesar da utilização de equipamentos algo mais dispendiosos e da 
necessidade de automatizar o processo de cálculo do IR, esta versão da técnica de reflexão 
interna total consiste numa forma mais rápida para a obtenção da dispersão de materiais 
biológicos. 
No que diz respeito aos tecidos do pâncreas existem apenas dois estudos 
publicados relativos à medição do IR. O primeiro apresenta o valor deste parâmetro a 
632,8 nm para o pâncreas suíno, a 20±2ºC [37] e o segundo apresenta a dispersão, sendo 
que esta foi calculada para tecido pancreático humano, a uma temperatura de 25ºC, entre 
os 450 e os 1550 nm [38]. 
2.2. Propriedades óticas de tecidos biológicos 
Apesar de o IR ter a sua importância e até permitir identificar patologias, é 
igualmente importante estimar as restantes propriedades óticas que caracterizam um 
determinado tecido, sendo que as fundamentais, além do IR, são o coeficiente de absorção 
(𝜇a), o coeficiente de espalhamento (𝜇s) e a anisotropia (𝑔) [25,39,40]. Considerando um 
feixe a propagar-se dentro de um tecido, 𝜇a quantifica o número de fotões absorvidos por 
unidade de comprimento, 𝜇s quantifica o número de fotões espalhados por unidade de 
comprimento e g representa uma média da direccionalidade dos fotões após um evento 
de espalhamento [11,14]. Estas propriedades são também dependentes do comprimento 
de onda (𝜆), sabendo-se que 𝜇s apresenta um comportamento exponencial decrescente 
com o aumento de 𝜆, enquanto que 𝑔 tem uma tendência exponencial crescente com o 
aumento de 𝜆 [41]. No caso de 𝜇a e devido a que contém várias bandas de absorção entre 
o UV e o IV, não existe uma dependência uniforme e suave com 𝜆. 
A estimação destas propriedades pode ser realizada através de simulações inversas 
[18], ou de medições por TOC ou por microscopia [42-44]. Obtendo-se essas 
propriedades em função de 𝜆 é possível caracterizar e quantificar as interações existentes 
nos tecidos, o que permite otimizar procedimentos de diagnóstico e tratamento [45,46]. 
A aplicação de luz, nestes procedimentos clínicos, tem vindo a ser altamente estudada ao 
longo dos anos e tem-se mostrado vantajosa [11,47,48], podendo ser feita a diferentes 𝜆s, 
dentro de uma vasta gama espetral, que vai desde o UV ao THz [49]. 
Para estimar as propriedades óticas de um tecido por simulações inversas, é 
necessária a realização de certas medições experimentais a partir de amostras do tecido, 
de forma a serem usadas como entrada nas simulações. Habitualmente e para simulações 
inversas de Monte Carlo (IMC) ou para simulações inversas de Adding-Doubling (IAD) 
[14], são necessários o IR, a transmitância total (Tt), a transmitância colimada (Tc) e a 
refletância total (Rt) do tecido em estudo [18]. Embora estas medições possam ser feitas 
para uma banda larga de 𝜆s, as simulações pelos métodos de IMC e IAD são executadas 
para valores individuais de 𝜆. Para cada 𝜆 dentro da banda que pretendemos realizar tais 
simulações, é necessário preparar um ficheiro de simulação com os valores das grandezas 
medidas experimentalmente, o que torna o processo moroso. No entanto, dada a grande 
fiabilidade dos códigos de IMC e de IAD disponíveis, nos últimos 30 anos foram 
realizados vários estudos para determinar as propriedades óticas de diferentes tecidos 
biológicos. Exemplos disto são os estudos apresentados para tecidos biológicos 
peritoneais [50], do cólon humano [51], de pele humana e tecidos da mucosa [52], tecido 
adiposo [53], ossos cranianos [54], mucosa do estômago [55], esclerótica humana [56], 
da mucosa colorretal normal e patológica [57], do músculo colorretal [58] e de fígado 
humano [19]. Todos estes estudos foram realizados considerando uma banda larga do 
espetro eletromagnético, tendo-se obtido a dependência em 𝜆 das propriedades óticas dos 
tecidos. O conhecimento dessas dependências em 𝜆 para as propriedades óticas é 
importante para se poderem criar modelos de propagação da luz a serem utilizados no 
desenvolvimento de procedimentos de diagnóstico e tratamento, não invasivos.  
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2.3. Difusão de agentes de transparência em tecidos biológicos 
A aplicação de tratamentos de transparência em cooperação com procedimentos 
óticos de diagnóstico e de tratamento permite por exemplo obter imagens de diagnóstico 
com maior contraste e resolução e realizar cirurgia laser a maior profundidade dentro dos 
tecidos [11]. Por outro lado, tais tratamentos podem ser também usados para adquirir nova 
informação de diagnóstico, como se verificou em certos trabalhos publicados 
recentemente para o cancro coloretal [59,60]. As mesmas metodologias podem também 
ser aplicadas para diagnóstico do cancro do pâncreas, permitindo a sua deteção numa fase 
precoce através de exames de rastreio. Para se poderem aplicar tais tratamentos nos 
tecidos do pâncreas de forma otimizada, é necessário conhecer as propriedades de difusão 
da água e dos agentes de transparência nesses tecidos, pois são essas propriedades que 
caracterizam os mecanismos de desidratação e de adaptação de IRs que governam a 
transparência criada [61]. 
Os tratamentos de transparência em tecidos biológicos têm sido aplicados de 
forma intuitiva pelo Homem desde a antiguidade. São disso exemplo, a desidratação e o 
branqueamento de peles de animais e de intestinos de foca por parte dos povos do norte 
da Europa para construir as paredes e janelas dos seus tipis [11]. No entanto, as primeiras 
publicações científicas sobre tratamentos de transparência foram feitas por um anatomista 
Alemão, de nome Werner Spalteholz, em 1911 e 1914 [62,63]. Nestas publicações, 
Spalteholz indicou pela primeira vez o mecanismo de adaptação de IRs entre os fluídos 
intersticiais e os restantes componentes de tecido muscular para justificar o aumento de 
transparência observado. O mecanismo de desidratação foi apenas apresentado em 1939 
como um mecanismo de transparência [64]. Na altura em que estas publicações surgiram 
(1911 a 1939), o interesse clínico da aplicação de tratamentos de transparência não era 
relevante, pois não existia tecnologia de ótica médica desenvolvida que deles pudesse 
beneficiar.  
Com o surgimento no final do séc. XX, de novos equipamentos óticos com 
potencial aplicação em procedimentos clínicos, como os lasers e as fibras óticas, o 
interesse nos tratamentos de transparência voltou a surgir. Novos estudos dos tratamentos 
de transparência em tecidos começaram a ser realizados na década de 1990 e em 1997 
surge um artigo de Valery Tuchin [65], em que se descreve a física do controlo das 
propriedades óticas de tecidos com a aplicação destes tratamentos. Esta publicação foi a 
precursora para uma nova área de investigação que se tem difundido a nível mundial. 
Novos estudos têm sido realizados com estes tratamentos em diferentes tecidos [11], onde 
se mostra como ocorre a adaptação de IRs dentro dos tecidos [66], o mecanismo de 
desidratação [61], ou a variação das propriedades do tecido ao longo dos tratamentos 
[67,68]. Para que esta técnica tivesse uma aplicação clínica mais eficaz, de forma a 
realizar disgnósticos e tratamentos não invasivos, com recurso à luz, foi necessário 
proceder a uma reformulação do mecanismo de adaptação de IRs no interior dos tecidos, 
tendo-se verificado uma melhoria na profundidade de penetração da luz nestes e, também, 
uma redução do espalhamento [11,69-71]. O recorrente estudo nesta área permitiu 
descobrir um novo mecanismo de transparência, a dissociação de proteínas [72], bem 
como um fator de grande importância, comum entre os três mecanismos de transparência, 
a reversibilidade, que pode ocorrer de forma natural ou assistida, in vivo e in vitro, 
respetivamente [11]. 
Um fator com grande interesse para a aplicação de tratamentos de transparência, 
é a determinação e avalização da dispersão de um tecido e dos seus componentes. Para 
criar a transparência dos tecidos biológicos, é necessário a utilização dos chamados 
agentes de transparência, que podem ser classificados em três grupos: os açúcares, como 
a glucose, os álcoois, como a glicerina, e os agentes de contraste radiológico, como o 
HypaqueTM [11]. Uma vez que estes agentes são hiperosmóticos, originam uma elevada 
pressão osmótica no tecido, levando à desidratação do mesmo por fluxo induzido da água 
intersticial e intracelular para o exterior do tecido [61]. Em consequência, o agente de 
transparência difunde-se para o interior do tecido, posicionando-se no espaço intersticial 
ou intracelular anteriormente ocupado pelas moléculas de água, originando um 
crescimento do IR desses fluídos, tornando-o mais próximo do IR dos restantes 
componentes do tecido, o que leva a uma diminuição do espalhamento da luz e um 
aumento da transparência do tecido [11,66]. Perante este processo, torna-se importante 
conhecer a dispersão dos tecidos e dos seus variados componentes em estado natural para 
quantificar as variações induzidas pelo tratamento [66,73]. 
A glicerina é um conhecido agente de transparência, que apresenta um elevado 
IR, uma elevada osmolaridade e é de fácil diluição em água. Por outro lado, a glicerina 
não apresenta bandas de absorção desde o UV até ao IV, características que lhe permitem 
criar efeitos de transparência de elevada magnitude em diferentes tecidos [11,59]. Estudos 
destes tratamentos com glicerina foram já realizados em tecidos como o músculo 
esquelético [61], tecidos gengivais [59] e colorretais normais e patológicos [74], entre 
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outros. As características da glicerina fazem com que seja o agente de transparência de 
eleição para a realização dos primeiros estudos de transparência em tecidos do pâncreas. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
CAPÍTULO 3 - MÉTODOS 
 
 
 
3. Métodos 
Dada a diversidade de técnicas de investigação e cálculos que fizeram parte do 
presente trabalho, torna-se necessário descrever em detalhe cada um dos métodos de 
medição e respetivos procedimentos em separado. Assim, na secção 3.1 serão descritos 
os métodos de medição e cálculos necessários à estimação do IR do pâncreas, na secção 
3.2 serão descritos os estudos experimentais e cálculos para obter as suas restantes 
propriedades óticas e na secção 3.3 serão descritos os estudos para estimação das 
propriedades de difusão da água e da glicerina nestes tecidos. 
3.1. Estimação do índice de refração  
De forma a medir o IR do pâncreas, a diferentes comprimentos de onda, e calcular 
a sua dispersão, foi utilizado o método de reflexão interna total [30,31].  
3.1.1. Amostras de tecido 
Foram utilizados pâncreas de três coelhos, tendo estes sido congelados durante 
um período de 24 horas. A Fig. 1 mostra um desses pâncreas.  
 
 
Figura 1: Pâncreas de coelho durante o processo de descongelamento. 
 
Uma amostra de tecido com dimensões aproximadas de 1 cm × 1 cm × 3 mm foi 
retirada de cada um dos três pâncreas, enquanto estes ainda estavam congelados. Todas 
as amostras foram preparadas com uma espessura aproximada de 3 mm, com uma das 
superfícies completamente plana e uniforme para aderir corretamente à superfície do 
prisma, sem a criação de bolhas de ar. Estas amostras foram mantidas em soro fisiológico 
durante 10 minutos e, posteriormente, foram limpas, de forma a remover restos exteriores 
do soro.  
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3.1.2. Lasers utilizados 
Para cada amostra, foram realizadas medições com diferentes lasers, em 
comprimentos de onda discretos, na gama do visível e do infravermelho, com valores de 
401.4, 534.6, 626.6, 782.1, 820.8 e 850.7 nm, tendo estes sido verificados com o recurso 
a um espectrómetro da marca AvantesTM (Holanda). Todos os lasers, com a exceção dos 
que emitem a 534.6 e a 626.6 nm são lasers díodo comprados à Edmund Optics. O laser 
com emissão a 534.6 nm é da marca Kvant (Eslováquia) e o que emite a 626.6 nm é da 
marca PASCO (EUA). Todos os lasers apresentam uma potência máxima de emissão na 
ordem dos 5 mW. 
3.1.3. Procedimento de medição 
Em cada medição do IR do pâncreas, com um determinado laser, foi adotado o 
seguinte procedimento. A amostra de tecido foi colocada em contacto com a base do 
prisma, tendo em conta a configuração da reflexão interna total representada na Fig. 2.  
 
 
Figura 2: Configuração da montagem de reflexão interna total para medição do IR. 
 
O prisma utilizado nesta montagem foi adquirido à Edmund Optics e é feito de 
vidro SCHOTT N-SF11, que apresenta uma dispersão como a que está representada na 
Fig. 3 [75]. 
 
Figura 3: IR em função de 𝜆 para o prisma de dispersão SCHOTT N-SF11. 
 
A curva representada na Fig. 3 é descrita pela equação de Sellmeier [75], a 20 ºC: 
 
𝑛2 − 1 =
𝐾1𝜆
2
𝜆2−𝐿1
+
𝐾2𝜆
2
𝜆2−𝐿2
+
𝐾3𝜆
2
𝜆2−𝐿3
 , (1) 
 
em que os coeficientes de Sellmeier tomam os seguintes valores para o vidro N-SF11: 
K1=1.7376, K2=0.3137, K3=1.8988, L1=0.0132, L2=0.0623 e L3=155.2363. De acordo 
com a Ref. [75], uma vez que λ é representado em μm na Eq. (1), K1, K2 e K3 são 
coeficientes sem dimenssões, enquanto que L1, L2 e L3 são representados em μm
2. 
Considerando a montagem experimental representada na Fig. 2, o feixe 
proveniente do laser entra no prisma através de uma das suas faces onde, por refração, é 
redirecionado para a interface prisma/tecido. Nessa interface ocorre reflexão interna total 
e o feixe refletido sai do prisma pela terceira face, onde se encontra um detetor ligado a 
um voltímetro, de forma a fazer a recolha e o registo do sinal. O detetor é um sensor de 
potência ótica da Coherent (EUA) com banda de aquisição de 0.5 a 11 μm e o voltímetro 
é da marca Wavetek Meterman (França). 
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 Uma vez que o prisma foi colocado sobre uma base rotativa, foi possível variar o 
ângulo de incidência do feixe proveniente do laser para se medir a luz refletida a 
diferentes ângulos de incidência. Esta variação do ângulo de incidência induz uma rotação 
idêntica do feixe refletido, o que obriga a rodar também o detetor, para que fique 
perfeitamente alinhado com o feixe refletido e detete corretamente a intensidade de luz 
que sai da montagem.  
Usando esta montagem foram realizados três conjuntos de medições com cada 
laser – um conjunto por amostra de tecido. Em cada estudo a temperatura foi mantida 
constante a 20 ºC, e o procedimento realizado foi o seguinte: 
1. Colocação da amostra em contacto com a base do prisma. 
2. Iluminação da configuração, com o feixe laser, através de um dos lados do 
prisma. 
3. Leitura do potencial elétrico, através de um voltímetro, do feixe refletido, 
recolhido com o detetor ótico.  
4. Repetição do procedimento para diferentes ângulos de incidência, entre o 
feixe laser incidente e a normal à interface ar/prisma. A resolução angular 
para estas medições foi de 1º.  
Após a recolha dos dados, os mesmos foram submetidos a cálculos, de forma a 
obter o IR do pâncreas, nos comprimentos de onda dos lasers utilizados. 
3.1.4. Cálculos para a obtenção do índice de refração 
Uma vez que os ângulos incidente e refletido, apenas podem ser medidos fora do 
prisma, nas interfaces prisma/ar, foi utilizada a equação de Snell-Descartes, representada 
na Eq. (2), de forma a converter o ângulo do feixe incidente (ou refletido), medido fora 
do prisma (α), para o ângulo incidente (ou refletido) na interface prisma/tecido (θ) [76]: 
 
        𝜃 =  𝛽 − arcsin [
1
𝑛prisma
× sin (𝛼)] , (2) 
 
onde 𝛽 representa o ângulo interno do prisma (60º no prisma que utilizamos) e 𝑛prisma o 
índice de refração do mesmo, para o 𝜆 do laser em uso (ver Fig. 3).  
Tendo em conta as medições do potencial elétrico e os ângulos correspondentes, 
na interface prisma/tecido, foi calculada a curva de refletância da seguinte forma [32]:   
     
𝑅(𝜃) =
𝑉(𝜃) − 𝑉ruído
𝑉laser−𝑉ruído
 , 
(3) 
 
com o potencial medido no ângulo θ representado por 𝑉(𝜃), o potencial medido com a 
luz de fundo (ruído) representado por 𝑉ruído e o potencial medido diretamente a partir do 
laser representado por 𝑉laser.  
Estando calculada a curva de refletância, torna-se necessário determinar o ângulo 
crítico de reflexão (θc), a partir da mesma. Para tal, fez-se o cálculo da primeira derivada, 
a partir da seguinte expressão [77]:  
 
𝑑𝑒𝑟𝑖𝑣 (𝜃) =  
𝑅𝑒𝑓(𝜃i)−𝑅𝑒𝑓(𝜃i−1)
𝜃i−𝜃i−1
 ,       (4) 
 
onde 𝜃i e 𝜃i−1, representam os ângulos consecutivos de medição e 𝑅𝑒𝑓(𝜃i) e 𝑅𝑒𝑓(𝜃i−1) 
representam as refletâncias obtidas das medições a esses ângulos. Como foi já verificado 
em estudos anteriores [30,31], as derivas calculadas pela Eq. (4) apresentam um forte 
pico, que ocorre ao ângulo que corresponde θc para esse estudo.  
Usando o valor de θc obtido para cada estudo na Eq. (5), calculou-se o IR do 
pâncreas (𝑛tecido) para o 𝜆 correspondente ao laser usado [44]: 
 
𝑛tecido(𝜆) =  𝑛prisma (𝜆) × sin (𝜃𝑐) , (5) 
 
Uma vez que foram realizados três conjuntos de medições com cada laser, foram 
calculados os valores médios e o desvio padrão para o 𝑛tecido, uma vez que proporcionam 
uma maior precisão dos resultados e permitem descrever o afastamento dos dados entre 
amostras [32,44].  
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Todo este procedimento de cálculo foi realizado para os vários conjuntos de 
medições obtidas com cada laser, de forma a que os valores médios de ntecido para 
diferentes 𝜆s possam ser ajustados com curvas adequadas, de forma a obter a dispersão 
do pâncreas. Estas curvas são habitualmente descritas pelas equações de Cauchy (Eq. (6)), 
de Conrady (Eq. (7)) e de Cornu (Eq. (8)) [32,44]: 
 
𝑛tecido(𝜆) =  A + 
B
𝜆2
+
C
𝜆4
 , 
(6) 
𝑛tecido(𝜆) =  A +  
B
𝜆
+
C
𝜆3,5
 , 
(7) 
𝑛tecido(𝜆) =  A + 
B
(𝜆 − C)
 , 
(8) 
 
onde A, B e C representam os parâmetros de Cauchy, de Conrady ou de Cornu, que são 
obtidos durante o ajuste de cada curva aos dados experimentais.  
Tais curvas foram posteriormente testadas, de forma a ajustar os dados 
experimentais de IR obtidos para o tecido em estudo, através da utilização da ferramenta 
de ajuste de curvas (CFTOOL) do MATLABTM. 
3.2. Estimação das propriedades óticas 
Uma vez que a curva de dispersão, obtida pelo procedimento descrito no ponto 
3.1, não apresenta as assinaturas espetrais do tecido, esta será apenas usada como 
referência para determinar uma dispersão mais realista para o pâncreas. Tal dispersão será 
obtida pelas relações de Kramers-Kronig, a partir de μa(λ), que será obtido das medições 
espectrais. Tal procedimento de cálculo encontra-se descrito na subsecção 3.2.3. Como a 
dispersão e as restantes propriedades óticas a obter irão resultar das medições de espetros, 
o seu cálculo irá resultar em propriedades que correspondem à mesma banda das 
medições espetrais – entre 200 e 1000 nm. 
3.2.1. Preparação das amostras 
As amostras de tecido, necessárias para o estudo das propriedades óticas e dos 
tratamentos, foram obtidas com recurso ao criostato da marca Leica, modelo CM1860, 
que se encontra no laboratório do CIETI. Para tal, é necessário colocar o pâncreas inteiro 
numa das mesas de corte deste aparelho e esperar cerca de dez minutos para que este 
congele e fique fixo à mesa, como representado na Fig. 4(a). Após o pâncreas se encontrar 
devidamente congelado, procede-se aos cortes do mesmo. O equipamento permite definir 
uma espessura de corte entre 1 - 100 µm. No entanto, o crióstato apresenta um sistema de 
avanços que permite obter cortes com espessuras superiores. Assim, calibrando a 
espessura de corte para 50 µm e fazendo 10 avanços sem cortar, conseguem-se cortes de 
500 µm de espessura, como pretendido. Um aspeto a ter em consideração, diz respeito ao 
facto de serem necessários alguns cortes preliminares de forma a homogeneizar a 
superfície do tecido. Tais cortes são feitos inicialmente com espessuras calibradas em 10 
µm para evitar desperdício do tecido. Após o corte ser feito, o mesmo é colocado numa 
lamela, com soro fisiológico durante 10 minutos, como representado na Fig. 4(b), para 
que possa estar pronto a ser utilizado.     
 
 
Figura 4: Preparação do tecido do pâncreas para corte (a) e o corte já feito (b).  
 
3.2.2. Procedimento de medição de espetros 
De forma a obter os espetros de Tt, de Rt e de Tc do tecido em estado natural, entre 
os 200 e os 1000 nm, foram utilizadas 10 amostras de tecido do pâncreas. Estas 10 
amostras foram usadas em cada tipo de montagem experimental para adquirir os três tipos 
de espetro. Tais montagens experimentais encontram-se representadas na Fig. 5. 
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Figura 5: Montagens experimentais para a medição dos espetros de: Tt (a), Rt (b) e Tc (c). 
 
Tendo em conta a configuração de Tt (Fig. 5(a)), foi utilizada uma lâmpada de 
xénon pulsada de banda larga para iluminar a amostra. O feixe de luz atravessa uma fibra 
ótica e uma lente colimadora, que se encontra por baixo do tecido, limitando o diâmetro 
do feixe luminoso a 6 mm, antes de chegar à amostra. A luz que é transmitida pelo tecido 
entra na esfera integradora, onde sofre várias reflexões, antes de ser entregue ao 
espectrofotómetro por intermédio de outro cabo de fibra ótica. A configuração de Rt (Fig. 
5(b)) utiliza os mesmos componentes óticos e a montagem que foram usados para medir 
os espetros de Tt. No entanto, nesta configuração de reflexão a iluminação da amostra de 
tecido é feita do mesmo lado de onde é recolhido o espetro de reflexão. O feixe 
proveniente da lâmpada de xénon é agora entregue pelo cabo de fibra ótica na parte de 
cima da esfera integradora, entrando nesta com um angulo de 8º com a normal ao tecido. 
Considerando a montagem para medir os espetros de Tc (ver Fig. 5(c)), a luz 
proveniente de uma lâmpada de deutério-halogénio passa por um cabo de fibra ótica e 
uma lente colimadora para formar um feixe de 3 mm de diâmetro. Antes de chegar à 
cuvette que contém a amostra de tecido, o feixe passa por um pinhole para reduzir o seu 
diâmetro para 1 mm. A cuvette tem no percurso do feixe duas janelas de vidro (UQG 
Optics, RU) com transmitância de 100% entre 170 e 2500 nm. O feixe colimado que 
atravessa a amostra passa por um outro pinhole para garantir que apenas a luz colimada 
de diâmetro 1 mm é coletada por outra lente e outro cabo de fibra ótica para enviar ao 
espectrofotómetro.  
3.2.3. Cálculos para a obtenção das propriedades óticas 
Deu-se início ao estudo experimental com a medição dos espetros de Tt e de Rt 
dos tecidos de pâncreas entre 200 e 1000 nm. Como foram medidos 10 espetros com cada 
montagem experimental, calculou-se a absorvância (Ab) de cada amostra de tecido com a 
Eq. (9) para se obterem dados estatísticos [18]: 
  
𝐴b(𝜆) = 1 − (
𝑇t(𝜆)+𝑅t(𝜆)
100
) . (9) 
 
Para se obterem os espetros de 𝜇a para cada amostra de tecido, usaram-se os 
resultados obtidos com a Eq. (9) e a espessura das amostras (d=0.5 mm) na Eq. (10) [18]:  
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𝜇a(𝜆) =  
𝐴b(𝜆)
𝑑
 . (10) 
 
Assim encontra-se estimada a primeira propriedade ótica dos tecidos do pâncreas 
que, introduzida nas relações de Kramers-Kroning [18,22], permite obter a dispersão 
espetral real do tecido. A primeira fase deste cálculo consistiu na obtenção da parte 
imaginária do IR, a partir do espetro de 𝜇a com a Eq. (11) [70]: 
 
𝑘(𝜆) =  
𝜆
4𝜋
𝜇a(𝜆) , 
(11) 
 
que substituindo na Eq. (12) [18,22,23], permite calcular a dispersão real do tecido da 
seguinte forma: 
 
𝑛tecido(𝜆) =  1 +
2
𝜋
∫
𝜆1
Λ
×
𝜆1
Λ2−𝜆1
2
∞
0
𝑘(𝜆)𝑑Λ. (12) 
 
Nesta equação, Λ é a variável de integração no intervalo de comprimento de onda 
em estudo e 𝜆1 é um comprimento de onda fixo, que pode ser ajustado, de forma a que a 
dispersão calculada esteja de acordo com a previamente obtida pelas medições com a 
montagem de reflexão interna total [18]. Este cálculo da dispersão dos tecidos foi 
realizado 10 vezes para se obterem resultados estatísticos. 
Com o objetivo de se calcular o espetro de 𝜇s, foram realizadas medições dos 
espetros de Tc com as mesmas amostras de tecido usadas nas medições de Tt e de Rt. Para 
cada espetro de Tc medido, calculou-se o espetro correspondente de 𝜇s com a Lei de 
Bouguer-beer-Lambert (BBL) [11,14,18]: 
 
𝜇s(𝜆) = −
𝑙𝑛[
𝑇c(𝜆)
100
]
𝑑
− 𝜇a(𝜆) , 
(13) 
 
onde 𝜇a(𝜆) representa cada um dos espetros obtidos pela Eq. (10) e d representa a 
espessura das amostras. Cada um dos espetros obtidos neste cálculo foi ajustado com a 
Eq. (14) [41], uma vez que o espalhamento nos tecidos é uma combinação de 
espalhamentos de Rayleigh e de Mie: 
  
𝜇s(𝜆) = 𝑎
′ (𝑓Ray (
𝜆
500(nm)
)
−4
+ (1 − 𝑓Ray) ((
𝜆
500 (nm)
)
−𝑏Mie
)) . 
(14) 
 
Nesta equação, 𝑎′ representa o coeficiente de espalhamento do tecido a 500 nm, 
𝑓Ray representa a fração de espalhamento de Rayleigh e 𝑏Mie é o tamanho médio das 
partículas que criam o espalhamento de Mie [18]. Estes parâmetros foram estimados para 
cada amostra de tecido durante o processo de ajuste dos espetros de 𝜇𝑠 com a Eq. (14). 
Em todos os casos de ajuste foi obtido um R2 superior a 0.99. A partir dos 10 espetros de 
𝜇s foram calculados o espetro médio e o respetivo desvio padrão. 
O passo seguinte consistiu na determinação do espetro do coeficiente de 
espalhamento reduzido (𝜇ʹs(λ)). Para tal começaram por usar-se valores discretos de Tt, 
de Rt e de ntecido, entre 200 e 1000 nm para realizar simulações de IAD [11,18]. Tais 
simulações foram realizadas a cada 50 nm entre o valor mínimo e o valor máximo da 
banda considerada no nosso estudo. Os valores recolhidos destas simulações foram 
ajustados com uma curva como descrito pela Eq. (14), visto que 𝜇ʹs(λ) apresenta o mesmo 
tipo de dependência em 𝜆 que 𝜇s(𝜆) [72].  Mais uma vez, para se obterem resultados 
estatísticos para 𝜇ʹs(𝜆), as simulações IAD e os consequentes ajustes com a Eq. (14) foram 
realizados 10 vezes. 
Para se calcular a anisotropia, os espetros de 𝜇s(𝜆) e de 𝜇ʹs(𝜆) obtidos para cada 
uma das 10 amostras de tecido foram usados no cálculo realizado com a Eq. (15) 
[11,14,18]: 
 
𝑔(𝜆) = 1 − 
 𝜇′s(𝜆)
𝜇s(𝜆)
 . (15) 
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Para terminar a determinação das propriedades óticas espetrais dos tecidos do 
pâncreas, usou-se a Eq. (16) para calcular a profundidade de penetração da luz (𝛿) [18]: 
 
𝛿(𝜆) =  
 1
√3𝜇a(𝜆)(𝜇a(𝜆)+ 𝜇′s(𝜆))
 . (16) 
 
Este procedimento para a obtenção das propriedades óticas é bastante simples e 
rápido, recorrendo apenas a cálculos com espetros e a um número reduzido de simulações 
de IAD. De forma a esquematizar todo o procedimento para a obtenção das propriedades 
óticas do tecido do pâncreas, realizou-se o fluxograma que se encontra esquematizado na 
Fig. 6. 
 
 
Figura 6: Fluxograma de cálculo para obtenção das propriedades óticas. 
 
3.3. Estimação das propriedades de difusão 
De forma a caracterizar os mecanismos de desidratação e de adaptação de índices 
de refração nos tratamentos de transparência do pâncreas, foram realizados estudos em 
que se mediu o espetro de Tc de tecidos durante tratamentos com soluções aquosas de 
glicerina com diferentes osmolaridades. Para se conseguirem essas soluções com 
osmolaridades distintas, foram preparadas soluções aquosas com concentrações de 
glicerina entre 20 e 60%, a cada 5%. Durante a preparação das soluções e como forma de 
controlo da concentração da glicerina em solução foi medido o IR da solução com um 
refratómetro de Abbe (KERN, modelo ORT-1) a 20ºC para comparar com valores 
tabelados [78]. 
Para cada estudo com uma determinada solução foram realizados 3 conjuntos de 
medições para se obterem as variações temporais médias dos espetros de Tc dos tecidos. 
Estes estudos foram também realizados à temperatura constante de 20ºC. 
3.3.1. Procedimento experimental 
A configuração experimental utilizada para realizar as medições dos espetros de 
Tc necessários à estimação da difusão é a mesma que se encontra representada na Fig. 
5(c). Em cada estudo começou-se por medir o espetro Tc referente ao tecido em estado 
natural, usando-o como referência para avaliar a evolução temporal ao longo do 
tratamento. Foram inseridos na cuvette da amostra 4 mL de solução para começar o 
tratamento e deu-se início ao registo dos espetros de Tc, que foram registados a cada 
segundo, durante 30 minutos. Este procedimento experimental foi adotado para todos os 
tratamentos realizados. 
3.3.2. Cálculos necessários 
Considerando cada tratamento estudado, começou-se por calcular as variações 
temporais dos espetros de Tc. De seguida, selecionaram-se 𝜆s discretos entre 600 e 800 
nm, uma banda onde o pâncreas não apresenta bandas de absorção e a dependência de Tc 
em 𝜆 é aproximadamente linear. Os valores de 𝜆 selecionados correspondem a cada 20 
nm entre os 600 e os 800 nm. 
Considerando cada uma das variações temporais para os 𝜆s selecionados, e de 
acordo com o que está descrito na literatura [10,79,80], fez-se um deslocamento vertical 
para que o valor de Tc seja nulo a t = 0s (tecido natural). Tais variações temporais 
deslocadas, foram posteriormente normalizadas ao seu valor máximo, que ocorre no 
início da saturação do tratamento. Tal saturação é identificada visualmente na evolução 
temporal de Tc e corresponde ao instante de tempo em que termina o crescimento 
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exponencial suave inicial. Este início de saturação pode ocorrer a instantes de tempo bem 
distintos, dependendo da concentração de glicerina usada. Para os tratamentos em que a 
saturação ocorre antes de se atingirem os 30 min que escolhemos como duração dos 
estudos, despreza-se a evolução temporal de Tc para além do instante que corresponde ao 
início da saturação [79,80]. Veremos cada caso em particular no capítulo IV, com a 
apresentação dos resultados.  
Após se ter deslocado e normalizado cada evolução temporal de Tc, até ao instante 
do início da saturação, tal evolução pode ser ajustada por uma curva descrita pela Eq. (17) 
[79,80]: 
 
𝑇c(𝜆i, 𝑡) ≅ [1 − 𝑒𝑥𝑝 (−
𝑡
𝜏i
)] , 
(17) 
 
onde 𝜏i representa o tempo de difusão característico para o tratamento em estudo, ao 
comprimento de onda 𝜆i [11,79-82]. 
Realizou-se este processo para todos os comprimentos de onda pretendidos e 
procedeu-se ao cálculo do valor médio de 𝜏 e do seu desvio padrão, para o tratamento em 
causa. Este procedimento foi realizado para todos os tratamentos estudados, obtendo-se, 
assim, um valor médio de 𝜏 (e respetivo desvio padrão) para cada tratamento realizado 
com uma osmolaridade distinta de glicerina. No fim, representaram-se os valores médios 
de τ em função da concentração de glicerina em solução, ajustando esses pontos com uma 
spline [81], para obter a dependência e retirar resultados. Da curva resultante, verifica-se 
a ocorrência de um valor máximo, valor esse que corresponde ao real tempo de difusão 
da glicerina no tecido do pâncreas [11,79-82]. Este valor de 𝜏 obtido para o máximo da 
curva do gráfico, corresponde à difusão única de glicerina para o interior do pâncreas 
pois, a água móvel do tecido encontra-se em equilíbrio com a água na solução de 
tratamento [74,80]. Por outro lado, para o tratamento com a maior osmolaridade 
(concentração de 60% de glicerina em solução), apenas ocorre o fluxo de água para o 
exterior do tecido, nos instantes iniciais, devido à forte pressão osmótica do agente na 
solução. O valor de τ obtido para esta concentração, corresponde ao tempo de difusão 
característico do mecanismo de desidratação do tecido [74,80].  
Os coeficientes de difusão (D), característicos para os fluxos da glicerina e da água 
no pâncreas, podem ser calculados a partir dos valores de 𝜏 correspondentes, que foram 
retirados do gráfico descrito anteriormente. Tal cálculo é feito pela Eq. (18) [11,82]: 
 
𝐷 =
𝑑2
𝜋2𝜏
 , 
(18) 
 
onde d representa a espessura do tecido no mesmo instante de tempo que corresponde a 
𝜏, para o tratamento com a mesma concentração de glicerina. Depois de retirados do 
gráfico os valores de 𝜏 e calculados os valores de D, correspondentes à difusão única de 
glicerina e de água no pâncreas, ficam caracterizados os mecanismos de desidratação e 
de adaptação de IRs do tratamento de transparência.  
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4. Resultados e Discussão 
Seguindo o procedimento experimental, descrito no capítulo anterior, foram 
obtidos resultados e efetuados cálculos, que iremos agora apresentar. Este capítulo, 
encontra-se dividido em três secções, onde são apresentados os resultados para o estudo 
do IR, das propriedades óticas do pâncreas em estado natural e das propriedades de 
difusão da glicerina e da água, no seu interior, durante tratamentos de transparência. 
4.1. Índice de refração 
Após a obtenção de todos os dados experimentais com a montagem de reflexão 
interna total, procedeu-se ao cálculo das curvas de refletância para cada conjunto de 
medições usando a Eq. (3). As curvas de refletância obtidas neste cálculo para todos os 
lasers encontram-se representadas na Fig. 7.  
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Figura 7: Curvas de refletância obtidas com os lasers: 401.4 nm (a), 534.6 nm (b), 626.6 nm (c), 
782.1 nm (d), 820.8 nm (e) e 850.7 nm (f). 
 
Uma vez obtidas as curvas de refletância e seguindo o procedimento indicado na 
subsecção 3.1.4, utilizou-se a Eq. (4) para calcular as respetivas curvas das derivadas de 
primeira ordem. Estas curvas encontram-se representadas na Fig. 8. 
 
 
 
 
Figura 8: Curvas da primeira derivada da refletância para os estudos com os lasers: 401.4 nm 
(a), 534.6 nm (b), 626.6 nm (c), 782.1 nm (d), 820.8 nm (e) e 850.7 nm (f). 
 
Os picos observados em cada uma das curvas da Fig. 8, estão centrados a um 
ângulo, que corresponde ao θc obtido para esse estudo. Assim, por análise de todos os 
gráficos da Fig. 8, foram recolhidos os valores de θc que estão apresentados na Tabela 1. 
 
Tabela 1: Valores de θc obtidos a partir dos gráficos da Fig. 8. 
 θc (º) por medição 
Laser 1ª 2ª 3ª 
401.4 nm 47.9 47.7 47.5 
534.6 nm 49.0 49.3 48.8 
626.2 nm 49.3 49.5 49.7 
782.1 nm 50.1 49.8 49.4 
820.8 nm 49.6 49.7 50.3 
850.7 nm 49.5 49.9 50.2 
 
Tendo por base os valores apresentados na Tabela 1, procedeu-se ao cálculo do 
índice de refração do tecido correspondente, usando a Eq. (5). A Tabela 2 contém os 
valores do IR do tecido para cada conjunto de medições, com cada laser, a respetiva média 
e desvio padrão. 
 
Tabela 2: Valores de 𝑛tecido obtidos. 
 𝒏𝐭𝐞𝐜𝐢𝐝𝐨 
λ ( nm)  1º 2º 3º Média 
Desvio 
padrão 
401.4 nm 1.3688 1.3643 1.3604 1.3645 0.0042 
534.6 nm 1.3542 1.3612 1.3499 1.3551 0.0057 
 
34 
626.2 nm 1.3491 1.3521 1.3572 1.3528 0.0041 
782.1 nm 1.3411 1.3489 1.3552 1.3484 0.0071 
820.8 nm 1.3429 1.3447 1.3560 1.3479 0.0071 
850.7 nm 1.3409 1.3474 1.3537 1.3473 0.0064 
 
Recorrendo ao CFTOOL do MATLAB, os valores médios de IR da Tabela 2, 
foram ajustados, com curvas descritas pelas Eqs. (6), (7) e (8), para ver qual delas dava o 
melhor ajuste. A Fig. 9 apresenta todas essas curvas juntamente com os valores 
experimentais das medições, o valor do IR do pâncreas suíno da Ref. [37] e a curva de 
dispersão do pâncreas humano a 25 ºC, retirada da Ref. [38]. 
 
 
Figura 9: Valores experimentais do IR do pâncreas: do estudo presente, do pâncreas suíno e do 
pâncreas humano. 
 
De acordo com a Fig. 9, doi conseguido um bom ajuste dos pontos experimentais 
com todas as curvas testadas, visto que se conseguiu valores de R2 de 0.997 para a curva 
de Cornu e de 0.994 para as curvas de Cauchy e de Conrady. Podemos também ver pela 
Fig. 9 que, o desvio padrão é superior para os valores de IR obtidos com os lasers no IV, 
um facto que se deve à dificuldade visual com lasers no IV neste tipo de medição. As 
equações obtidas para as curvas apresentadas na Fig. 9 foram as seguintes: 
 
 
𝑛𝑡𝑒𝑐𝑖𝑑𝑜 (𝜆) = 1.343 +
3542
𝜆2
+
0.1576
𝜆4
 (𝐶𝑎𝑢𝑐ℎ𝑦), 
(19) 
𝑛𝑡𝑒𝑐𝑖𝑑𝑜 (𝜆) = 1.332 +
12.86
𝜆
+
0.1576
𝜆3.5
 (𝐶𝑜𝑛𝑟𝑎𝑑𝑦), 
(20) 
𝑛𝑡𝑒𝑐𝑖𝑑𝑜 (𝜆) = 1.337 +
7.915
(𝜆 − 117)
 (𝐶𝑜𝑟𝑛𝑢). 
(21) 
 
Considerando a Fig. 9 e fazendo uma comparação dos dados obtidos com os 
indicados na literatura, observamos que o pâncreas de coelho apresenta um IR semelhante 
ao do pâncreas de suíno onde, para 𝜆 = 633 nm temos um valor de 1.3521 para o nosso 
estudo e 1.3517 para o IR suíno (Ref. [76]). Ambos os resultados foram obtidos para uma 
temperatura de 20 ºC. Comparando os resultados que obtivemos para o pâncreas de coelho 
com a dispersão do pâncreas humano, publicada na Ref. [83], verificamos que os nossos 
dados experimentais apresentam valores superiores. Tal diferença é criada porque se 
tratam de pâncreas de espécies diferentes, mas, principalmente, porque os dois estudos 
foram realizados a temperaturas diferentes.  
Tal como descrito na secção 3.2.3, a curva de dispersão a obter das medições 
experimentais de IR, servirá como referência para se obter uma dispersão mais realista 
do pâncreas, pelas equações de Kramers-Kronig. Assim, e como todas as curvas 
representadas na Fig. 9 tiveram um ajuste com R2 superior a 0.99, qualquer uma delas 
seria uma boa escolha. No entanto, o ajuste feito com estas curvas foi conseguido 
considerando-se apenas a banda espetral correspondente ao intervalo de 𝜆s que contém 
os picos de emissão dos lasers usados nas medições com a montagem de reflexão interna 
total. Isto significa que, qualquer uma destas curvas pode não ser válida para o pâncreas 
fora dessa zona espetral. A escolha entre as três curvas, apenas pode feita quando 
calcularmos a dispersão real do pâncreas pelas equações K-K (Eqs. (11) e (12)) a partir 
do 𝜇a(𝜆). A escolha da dispersão adequada entre as representadas na Fig. 9 e os respetivos 
cálculos de K-K estão apresentados na próxima secção. 
4.2. Propriedades óticas 
Após a medição dos espetros de Tt e de Rt, fez-se o cálculo dos espetros médios e 
respetivos desvios padrão, que se encontram representados na Fig. 10. 
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(a) (b) 
Figura 10: Média e desvio padrão dos espetros de Tt (a) e Rt (b). 
 
Observando os espetros médios da Fig. 10, verificamos que ambos apresentam as 
bandas de absorção da hemoglobina e da água, localizadas respetivamente a 415, 540 e 
570 nm para a hemoglobina e a 980 nm para a água [84]. No espetro de Rt, conseguimos 
também ver a banda de absorção do ADN/ARN, localizada aos 260 nm [84]. O desvio 
padrão representado em cada gráfico da Fig. 10 é reduzido em todo o espetro, mostrando 
grande semelhança entre as amostras de tecido usadas tanto para a transmitância como 
para a refletância. É, no entanto, de notar que tal desvio padrão é praticamente nulo na 
zona do UV profundo (abaixo de 250 nm), um facto que mostra que nessa zona do espetro, 
onde existe um forte espalhamento associado a grande absorção, os tecidos apresentam 
comportamentos semelhantes para estas medições. 
Considerando cada par de espetros de Tt e de Rt medidos, usou-se a Eq. (9) para 
calcular Ab, que dividindo pela espessura das amostras (d=0.5mm), tal como descrito na 
Eq. (10), foram calculados 10 espetros de 𝜇a. A Fig. 11 representa o espetro médio e o 
desvio padrão resultante destes cálculos. 
 
 
 
Figura 11: Média e desvio padrão de 𝜇
a
 para o pâncreas. 
 
O passo seguinte foi obter a dispersão real do pâncreas por cálculo com as 
equações K-K (Eqs. (11) e (12)) a partir dos espetros de 𝜇a. Durante este processo de 
cálculo, verificou-se que na banda espetral de 200 a 1000 nm a curva de dispersão 
representada na Fig. 9 que melhor se ajusta à dispersão calculada pelas equações K-K é a 
curva descrita pela equação de Cauchy (Eq. (19)). Depois de realizado este processo de 
cálculo com os dez espetros de 𝜇a calculou-se a dispersão média e o desvio padrão que 
estão representados na Fig. 12. 
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Figura 12: Dispersão do pâncreas calculada pelas relações K-K (azul escuro) e calculada pela 
equação de Cauchy (rosa) e medições de IR experimentais discretas (vermelho). 
 
Seguindo o procedimento de cálculo das propriedades óticas, descrito na secção 
3.2.3 passamos a calcular o espetro do 𝜇s. Para proceder a este cálculo, foram utilizados 
os espetros de Tc individuais, que foram medidos das amostras de tecido de pâncreas. A 
Fig. 13 apresenta a média e o desvio padrão dos 10 espetros de Tc medidos.  
 
 
 
Figura 13: Média e desvio padrão dos espetros de Tc. 
 
Para cada espetro de Tc, utilizou-se a Eq. (13) para calcular o espetro de 𝜇s. Nestes 
cálculos fez-se uso da espessura do tecido e de um espetro de 𝜇a, dos calculados 
anteriormente. Após se ter feito este cálculo 10 vezes, obteve-se o espetro médio e o 
desvio padrão para 𝜇s. 
Utilizando valores discretos de IR, de Tt e de Rt nas simulações IAD, foram 
obtidos os valores de 𝜇′s, para 𝜆s a cada 50 nm entre 200 e 1000 nm. Este procedimento 
foi também realizado 10 vezes com valores de Tt e de Rt de cada par de espetros medidos. 
Com os 10 espetros de 𝜇′s obtidos, fez-se o ajuste com uma curva descrita pela Eq. (14), 
resultando no espetro médio e respetivo desvio padrão apresentados na Fig. 14. 
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Figura 14: Média e desvio padrão de 𝜇
s
 (azul) e de 𝜇′
s
 (roxo). 
 
Podemos verificar pela Fig. 14 que os dois coeficientes de espalhamento 
obedecem à lei exponencial decrescente com o aumento do 𝜆, que resulta da combinação 
dos espalhamentos de Rayleigh e de Mie [41]. Tal como observado noutros estudos 
[18,21], 𝜇′s apresenta valores quase coincidentes com os de 𝜇s para baixos valores de 𝜆, 
verificando-se um afastamento entre ambos com o aumento de 𝜆. Na Fig. 14 observa-se 
que 𝜇′s apresenta um desvio padrão de maior magnitude que 𝜇s, mas tal diferença está 
relacionada com maior dispersão de resultados gerados nas simulações de IAD. 
A propriedade ótica que foi calculada de seguida foi a anisotropia. Para 
procedermos a este cálculo, e usando pares de espetros de 𝜇s e 𝜇′s na Eq. (15), foram 
obtidos 10 espetros de 𝑔. A média e o desvio padrão destes espetros encontram-se 
representados na Fig. 15.  
 
 
 
Figura 15: Média e desvio padrão de 𝑔. 
 
A dependência em 𝜆 que 𝑔 apresenta na Fig. 15 está de acordo com outros 
resultados apresentados na literatura [18,21] – 𝑔 cresce de forma exponencial com 𝜆, 
tomando valores praticamente nulos a 200 nm e aproximando-se da unidade na transição 
entre o visível e o IV. O desvio padrão apresentado para 𝑔 tem uma magnitude quase 
constante em todo o espetro. No entanto, para valores de 𝜆 baixos, a magnitude do desvio 
padrão tende a aumentar devido a uma maior dispersão de resultados, quer nos 
experimentais de 𝜇s, quer nos estimados de 𝜇′s. 
Para terminar o cálculo das propriedades óticas dos tecidos de pâncreas em estado 
natural, foram usados os espetros de 𝜇a e de 𝜇′s para obter os espetros de 𝛿. A média e o 
desvio padrão dos 10 espetros de 𝛿, encontram-se representados na Fig. 16. 
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Figura 16: Média e desvio padrão da profundidade de penetração de luz no pâncreas. 
 
Da Fig. 16 verifica-se que 𝛿 toma valores baixos no UV e que vai crescendo com 
o aumento de 𝜆. A Fig. 16 mostra também que 𝛿 é sensível às bandas de absorção dos 
componentes biológicos do pâncreas, nomeadamente a hemoglobina e a água, tendo esta 
um forte efeito em 𝛿. Mediante a dependência de 𝛿 em 𝜆, representada na Fig. 16, será 
de interesse utilizar luz no IV para procedimentos de diagnóstico e terapia no pâncreas, 
uma vez que se conseguem maiores profundidades de penetração nessa zona. Lembramos 
que 𝛿 é uma propriedade ótica de elevada importância dos tecidos biológicos, uma vez 
que permite otimizar a dose de radiação necessária para terapias de diversas doenças [85].  
Voltando a considerar o espetro de 𝜇a, representado na Fig. 11, verifica-se que há 
a existência de uma baseline com decaimento exponencial com o crescimento de 𝜆. Há 
semelhança de outros estudos já publicados [18][86], a existência de tal baseline em todo 
o espetro de 𝜇a é evidência de que o pâncreas contém algum pigmento. Consultando a 
literatura, verifica-se que a lipofuscina é um pigmento que costuma acumular-se nos 
tecidos e que está associado ao processo de envelhecimento dos mesmos, contribuindo 
também nesse processo, uma vez que é responsável pela degeneração de células [87,88]. 
Por outro lado, outros estudos realizados [87,89] mostram que durante a acumulação da 
lipofuscina ocorre também a acumulação da melanina.  
 
Assumindo que estes dois pigmentos se encontram nos tecidos de pâncreas 
estudados e com o objetivo de verificar se de facto são responsáveis pela baseline 
existente no espetro de 𝜇a obtido, procurou-se na literatura quais os espetros da melanina 
e da lipofuscina entre 200 e 1000 nm. No caso da melanina, verificou-se que tem um 
comportamento exponencial decrescente desde os 200 até aos 1000 nm [90]. Para a 
lipofuscina, verificou-se que o espetro, embora tenha também um comportamento 
exponencial decrescente, apresenta uma zona de absorção quase constante entre os 200 e 
os 300 nm [91]. Recolhendo valores numéricos da absorção da melanina e da lipofuscina 
nos gráficos apresentados nas Refs. [90] e [91], respetivamente, os seus espetros de 𝜇a 
foram reconstruídos tal como apresentado na Fig. 17.  
 
 
Figura 17: Espetro de 𝜇
a
 para a melanina (azul) e para a lipofuscina (laranja). 
 
Com os espetros representados na Fig. 17, foram feitas tentativas de combinação 
de ambos para se subtrair ao 𝜇a do pâncreas, tendo-se obtido uma situação ótima descrita 
pela equação seguinte:  
 
𝜇a−pigmento(𝜆) =  5.3 × 𝜇a−melanina(𝜆) + 1.5 × 𝜇a−lipofuscina(𝜆), (22) 
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onde 𝜇a−melanina(𝜆) e 𝜇a−lipofuscina(𝜆) representam os espetros da melanina e da 
lipofuscina tal como representados na Fig. 17. Subtraíndo a absorção da combinação 
destes dois pigmentos ao espetro do 𝜇a do pâncreas, obteve-se o novo espetro que 
representa os restantes componentes biológicos que o pâncreas contém. A Fig. 18 
apresenta os espetros de 𝜇a do pâncreas original, do pigmento tal como descrito pela Eq. 
(22) e dos restantes componentes biológicos do pâncreas após se retirar a absorção dos 
pigmentos.  
 
 
Figura 18: Coeficientes de absorção do pâncreas (azul), dos pigmentos (rosa) e dos restantes 
componentes do pâncreas (vermelho). 
 
A descoberta de que os tecidos de pâncreas estudados continham uma combinação 
dos pigmentos melanina e lipofuscina mostra que o processo de envelhecimento destes 
tecidos já se encontra num estado algo avançado. Tal facto não é de surpreender, uma vez 
que os animais de onde foram recolhidos os pâncreas para o estudo eram animais adultos 
com alguma idade. Dado que estes animais foram adquiridos a pessoas particulares que 
os criam para consumo, não existe registo da idade dos animais na altura do seu sacrifício. 
Será interessante, em estudos futuros, realizar-se uma avaliação do mesmo tipo em 
tecidos de pâncreas, ou outros, provenientes de indivíduos da mesma espécie (coelho) 
 
com idades diferentes, no sentido de se avaliar se o conteúdo dos pigmentos é progressivo 
com a idade e com o respetivo envelhecimento de órgãos e tecidos. 
4.3. Difusão 
Para além da avaliação das propriedades óticas espetrais dos tecidos do pâncreas, 
é também importante avaliar quais as propriedades de difusão da água e de agentes de 
transparência nestes tecidos, no sentido de se poderem caracterizar os mecanismos que 
governam os tratamentos de transparência, para futuras aplicações de ótica médica. Nesse 
sentido, foram realizados estudos em que se mediram os espetros de Tc de tecidos do 
pâncreas imersos em soluções aquosas de glicerina com diferentes concentrações. A 
medição destes espetros permite calcular as evoluções temporais Tc  para determinados 
𝜆s, o que de acordo com outros estudos [79,80] é necessário e suficiente para determinar 
os tempos e os coeficientes de difusão da água e do agente de transparência. 
No sentido de se obterem estes parâmetros, foram preparadas soluções aquosas de 
glicerina, diluindo glicerina com 99% de pureza em água destilada até se obterem as 
concentrações indicadas na Tabela 3. Na preparação destas soluções, o IR de cada uma 
foi controlado com o refratómetro de Abbe à temperatura de 20 ºC.  
 
Tabela 3: IR das soluções aquosas de glicerina preparadas. 
Concentração de glicerina (%) Índice de Refração 
20 1.35749 
25 1.36404 
30 1.37070 
35 1.37740 
40 1.38413 
45 1.39089 
50 1.39809 
55 1.40554 
60 1.41299 
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Utilizando cada uma destas soluções, foram realizados 3 estudos para se obterem 
resultados estatísticos das evoluções temporais dos espetros de Tc. A Fig. 19 mostra as 
evoluções temporais médias obtidas dos 3 estudos realizados para cada tratamento, para 
os comprimentos de onda de 500, 600, 700, 800 e 900 nm. 
 
 
 
 
 
Figura 19: Dependências temporais de Tc para diferentes 𝜆s obtidos nos tratamentos de tecidos 
do pâncreas com soluções de glicerina nas concentrações: 20% (a), 25% (b), 30% (c), 35% (d), 
40% (e), 45% (f), 50% (g), 55% (h) e 60% (i). 
 
Os gráficos da Fig. 19 mostram que os diferentes tratamentos realizados 
presentam comportamentos exponenciais crescentes limitados em intervalos de tempo 
distintos. Para tratamentos com concentrações de glicerina em solução abaixo de 40%, 
verifica-se que conforme a concentração de glicerina aumenta na solução usada, o 
intervalo de tempo desse crescimento exponencial vai aumentando. No caso do 
tratamento com 40% de glicerina, o crescimento exponencial ocorre durante todo o 
intervalo de tratamento considerado, enquanto que para concentrações de glicerina 
superiores, esse intervalo de tempo volta a diminuir com o aumento de glicerina em 
solução. 
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No sentido de escolhermos 𝜆s para a determinação do tempo de difusão (𝜏), é 
necessário considerar uma zona espetral onde o tecido não apresente bandas de absorção 
[79,80]. Observando o espetro médio de Tc na Fig. 13, verifica-se que no caso do pâncreas 
não existem bandas de absorção entre os 600 e os 800 nm e que o espetro de Tc tem 
comportamento linear nessa zona. Desta forma, selecionaram-se 𝜆s a cada 20 nm entre os 
600 e os 800 nm para avaliar o valor de 𝜏 para cada um dos tratamentos estudados.  
De acordo com o procedimento descrito na secção 3.3.2, começou por identificar-
se em cada tratamento, o instante de tempo onde ocorre a saturação do crescimento 
exponencial inicial de Tc. Para a grande maioria dos tratamentos em que esse instante de 
tempo é inferior aos 30 minutos considerados nos estudos experimentais, foram 
desprezadas as evoluções temporais de Tc para além do início da saturação. Para as 
evoluções temporais de Tc que ocorrem até o instante de saturação fez-se o deslocamento 
vertical por forma a que tivessem Tc = 0 a t =0 s. A Fig. 20 apresenta as evoluções 
temporais para os diferentes 𝜆s em cada tratamento após a realização deste processamento 
preliminar.  
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Figura 20: Dependências temporais de Tc deslocadas para zero a t=0s e restritas ao intervalo de 
tempo anterior à saturação, para diferentes 𝜆s obtidos nos tratamentos de tecidos do pâncreas 
com soluções de glicerina nas concentrações: 20% (a), 25% (b), 30% (c), 35% (d), 40% (e), 
45% (f), 50% (g), 55% (h) e 60% (i). 
 
Cada uma das curvas dos gráficos representados na Fig. 20 foram, posteriormente, 
normalizadas ao seu valor máximo para se poder fazer o ajuste com a Eq. (17). O ajuste 
com esta equação foi feito para cada uma destas curvas, após a normalização, tendo-se 
obtido um valor de 𝜏 para cada 𝜆. Para cada tratamento, calculou-se o valor médio e o 
desvio padrão dos 𝜏s obtidos no ajuste de cada curva. Estes valores encontram-se 
representados na Tabela 4. 
 
 
Tabela 4: Valores experimentais do tempo de difusão para cada tratamento. 
Solução 
(%) 
𝝀  
(𝒏𝒎) 
600 620 640 660 680 700 720 740 760 780 800 
20 
𝜏 (𝑠) 69.43 76.01 70.02 67.2 72.82 73.22 73.98 74.6 63.73 70.0 66.45 
𝑚é𝑑𝑖𝑎 
± 𝑠𝑑 (𝑠) 
70.67 ± 3.82 
25 
𝜏 (𝑠) 86.74 85.17 83.55 82.19 81.01 79.66 78.24 76.75 75.36 74.15 73.09 
𝑚é𝑑𝑖𝑎 
± 𝑠𝑑 (𝑠) 
79.63 ± 4.33  
30 
𝜏 (𝑠) 105.0 101.6 97.90 95.06 92.70 90.10 87.10 84.05 81.30 79.00 77.35 
𝑚é𝑑𝑖𝑎 
± 𝑠𝑑 (𝑠) 
90.11 ± 8.82 
35 
𝜏 (𝑠) 175.2 170.9 165.7 161.5 159.2 155.8 151.3 147.5 145.2 142.4 138.6 
𝑚é𝑑𝑖𝑎 
± 𝑠𝑑 (𝑠) 
155.75 ± 11.38 
40 
𝜏 (𝑠) 256.2 246.7 237.5 231.0 227.7 220.8 211.6 206.6 205.0 198.4 188.9 
𝑚é𝑑𝑖𝑎 
± 𝑠𝑑 (𝑠) 
220.95 ± 20.02 
45 
𝜏 (𝑠) 169.4 167.3 166.8 167.0 168.1 168.7 168.4 168.4 169.7 170.6 170.5 
𝑚é𝑑𝑖𝑎 
± 𝑠𝑑 (𝑠) 
168.63 ± 1.25 
50 
𝜏 (𝑠) 105.2 104.1 103.0 101.9 101.0 99.91 98.88 97.90 97.05 96.37 95.73 
𝑚é𝑑𝑖𝑎 
± 𝑠𝑑 (𝑠) 
100.09 ± 3.06 
55 
𝜏 (𝑠) 76.06 75.31 74.75 74.16 73.53 72.98 72.36 71.70 71.02 70.52 70.15 
𝑚é𝑑𝑖𝑎 
± 𝑠𝑑 (𝑠) 
72.96 ± 1.90 
60 
𝜏 (𝑠) 62.39 61.65 60.92 60.29 59.71 59.15 58.52 57.80 57.13 56.73 56.23 
𝑚é𝑑𝑖𝑎 
± 𝑠𝑑 (𝑠) 
59.14 ± 1.96 
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Considerando os valores médios e os desvios padrão apresentados na Tabela 4, 
representaram-se esses valores em função da concentração de glicerina em solução, para 
se ver a dependência entre ambos. A Fig. 21 mostra esse gráfico, onde se ajustou uma 
spline que passa pelos pontos médios. 
 
 
Figura 21: Tempos de difusão da glicerina com diferentes osmolaridades. 
 
Considerando a dependência entre 𝜏 e a concentração de glicerina em solução, 
verifica-se que ocorre um valor máximo para a concentração de 40.2%. Nesta situação e 
por existir um equilíbrio entre a água na solução e a água móvel dentro do tecido, apenas 
ocorre difusão de glicerina da solução de tratamento para o interior do tecido [79,80]. Isto 
significa que o valor da fração em volume da água móvel no pâncreas é de 59.8%, um 
valor até agora desconhecido. O valor máximo de 𝜏 que ocorre a essa concentração (𝜏 =
220.8 s) corresponde ao real tempo de difusão da glicerina nos tecidos do pâncreas, uma 
vez que, para este tratamento em particular, apenas ocorre o fluxo de glicerina para o 
interior do tecido. Situações semelhantes foram observadas noutros tecidos e com outros 
agentes, o que mostra que o conteúdo de cerca de 60% de água móvel é um valor mais ou 
menos constante nos diferentes tecidos biológicos saudáveis [79,80,81,92].  
 
Para o tratamento com 60% de glicerina, dada a grande concentração de moléculas 
de glicerina em solução, forma-se uma elevada pressão osmótica sobre o tecido. Esta 
pressão osmótica elevada leva a uma forte e rápida desidratação do tecido, pelo que o 
valor de 𝜏 obtido para este tratamento corresponde ao tempo de difusão da água. Do 
gráfico da Fig. 21 verifica-se que esse valor é de 59.14 s. 
Após terem sido obtidos os valores dos tempos de difusão característicos dos 
mecanismos de desidratação e de adaptação de IRs, é agora necessário calcular os 
correspondentes coeficientes de difusão. Para se proceder a este cálculo com a Eq. (18), 
foi necessário realizar medições de espessura de tecidos de pâncreas durante os 
tratamentos com 40% e 60%. Foram realizados três estudos com cada uma destas 
concentrações de glicerina em solução, de forma a se obter uma média e o respetivo 
desvio padrão. Após serem feitos estes estudos e considerando os tratamentos para cada 
concentração de glicerina, criou-se uma spline que passava pelos valores médios de 
espessura dos tecidos de forma a se poder avaliar qual a espessura que os tecidos têm ao 
fim do mesmo tempo que corresponde ao 𝜏 obtido para cada um dos tratamentos. A Fig. 
22 apresenta esses resultados.  
 
 
Figura 22: Variação da espessura das amostras de tecido do pâncreas em função do tempo para 
soluções de glicerina com concentrações de 40% e de 60%. 
 
Das curvas representadas na Fig. 22, retiraram-se as espessuras dos tecidos nos 
instantes de tempo de tratamento que correspondem aos tempos de difusão obtidos da 
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Fig. 21: 0.2087 mm a t = 220.8 s para o tratamento de 40% de glicerina e 0.1543 mm a t 
= 59.14 s para o tratamento com 60% de glicerina. Usando estes valores (convertidos para 
cm) na Eq. (18), foram calculados os coeficientes de difusão da glicerina e da água no 
pâncreas, tal como representados nas Eqs. (27) e (28), respetivamente. 
 
𝐷𝑔 =
𝑑2
𝜋2𝜏𝑔
=
0. 020872
𝜋2 × 220,8
= 1,999 × 10−7 𝑐𝑚2/𝑠 
(27) 
𝐷𝑎 =
𝑑2
𝜋2𝜏𝑎
=
0. 015432
𝜋2 × 59,14
= 4.079 × 10−5 𝑐𝑚2/𝑠 
(28) 
 
Considerando os valores obtidos para os coeficientes de difusão da glicerina e da 
água no pâncreas, podemos tentar fazer uma comparação com resultados análogos, que 
foram obtidos para outros tecidos. No caso da água, o valor de 𝐷𝑎 obtido é de cerca de 
10× superior ao obtido para músculo esquelético quando em tratamento com frutose ou 
propileno glicol, para músculo colorretal quando em tratamento com glicerina, para 
fígado humano quando em tratamento com glicerina ou para mucosa colorretal normal e 
patológica quando em tratamentos com glucose – todos da ordem de 10−6 cm2/s [81]. 
Embora nestes tratamentos se tenham se tenham obtido tempos de difusão semelhantes 
ao obtido no presente estudo para a água no pâncreas, a diferente constituição interna dos 
tecidos pode originar variações de espessura distintas, o que se traduz na diferença 
observada para os valores de 𝐷𝑎. No caso do valor de 𝐷𝑔 obtido para a glicerina no 
pâncreas, verifica-se ser comparável aos obtidos para outros tecidos. Considerando em 
particular os tratamentos de glicerina aplicados a músculo colorretal e a fígado humano, 
obtiveram-se os valores de 3.3 × 10−7 e de 8.2 × 10−7 cm2/s, respetivamente [81]. Estes 
valores mostram que a difusão da glicerina nestes tecidos está limitada por membranas 
nos tecidos e que as suas permeabilidades condicionam a difusão da glicerina, originando 
diferentes valores de 𝐷𝑔 em diferentes tecidos. 
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5. Conclusão 
O presente trabalho que consistiu no estudo das propriedades óticas espetrais e na 
determinação das propriedades de difusão da água e da glicerina num tecido como o 
pâncreas demonstrou-se bastante estimulante, dado ser um tecido biológico praticamente 
desconhecido no campo da ótica médica. 
Utilizando a montagem de reflexão interna total para obter dados discretos do IR, 
que foram posteriormente complementados com a determinação da dispersão ótica por 
intermédio do espetro de 𝜇a, conseguiu-se calcular a dispersão do pâncreas de coelho 
numa banda espetral ótica alargada, desde o UV até ao IV. Apesar de existirem poucos 
dados na literatura, esse processo demonstrou-se fiável, uma vez que o valor de IR do 
pâncreas obtido a 632 nm é praticamente coincidente com o pâncreas suíno a 20 ºC. 
Utilizando medições espetrais de amostras de tecido do pâncreas, foi possível 
calcular os espetros das diferentes propriedades óticas, que apresentam semelhança com 
outros resultados obtidos de outros tecidos moles e estão de acordo com as equações 
apresentadas na literatura. No caso particular do espetro de 𝜇a, e como os tecidos usados 
foram recolhidos de coelhos adultos, verificou-se a existência de melanina e de 
lipofuscina, pigmentos que se costumam acumular durante o processo de envelhecimento 
dos tecidos. Em fase destes resultados e sabendo da literatura que estes pigmentos se 
acumulam de forma diferenciada em tecidos normais e patológicos, seria interessante 
poder-se realizar a avaliação do seu conteúdo em tecidos do pâncreas em diferentes idades 
e também em tecidos patológicos para comparação. Talvez o conteúdo de melanina e de 
lipofuscina possa ser um marcador ótico que permita avaliar o envelhecimento dos tecidos 
do pâncreas e discriminar patologias.  
Aplicando tratamentos de transparência com soluções de glicerina em diferentes 
osmolaridades foi possível pela primeira vez avaliar as propriedades de difusão da água 
e da glicerina em tecidos do pâncreas. Tais propriedades caracterizam os dois mecanismos 
de criação de transparência – o mecanismo de desidratação e o mecanismo de adaptação 
de IRs. Embora se possam vir a desenvolver outros estudos semelhantes para avaliar as 
propriedades de difusão de outros agentes nos tecidos do pâncreas, ficou ainda por avaliar 
o terceiro mecanismo de transparência – a dissociação de proteínas. Tal estudo seria 
interessante de realizar tanto em tecidos do pâncreas saudáveis, como com patologia, para 
avaliar diferenças. Relativamente aos tempos de difusão obtidos para o pâncreas, estes 
 
são semelhantes aos observados para a água e para a glicerina noutros tecidos. O mesmo 
acontece para o coeficiente de difusão da glicerina, que é da mesma ordem de grandeza 
ao observado noutros estudos para tecidos do fígado e do musculo colorretal humano. 
Quanto ao coeficiente de difusão da água, este apresenta uma ordem de grandeza superior 
a outros valores reportados para outros tecidos, mas tal diferença pode ser justificada pela 
constituição e organização fisiológica interna do pâncreas, que pode dar origem a 
variações de espessura dos tecidos distintas de outros tecidos durante os tratamentos de 
transparência aplicados. 
A metodologia experimental adotada no presente trabalho é de fácil compreensão 
e pode ser aplicada no estudo com outros tecidos diferentes, tanto em versão saudável 
como em versão patológica, o que permitirá a comparação de resultados e obtenção de 
potenciais parâmetros de diagnóstico, como já foi demonstrado em alguns casos 
publicados. Assim, pretende-se continuar a realizar estes procedimentos para outro tipo 
de tecidos, normais e patológicos, utilizando, também, agentes de transparência distintos, 
para comparação, uma vez que são de extrema importância para estimação e 
conhecimento das características das propriedades de diversos tecidos biológicos.   
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